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Anotace 
 
Práce se zabývá analýzou signálů EKG se zaměřením na možné typy rušení, která se 
v tomto signálu mohou vyskytnout. Tato rušení autor blíže rozebírá a popisuje jejich realizaci 
v programovém prostředí MATLAB. Představuje algoritmus SPIHT a jeho možnosti. 
Následně popisuje aplikaci tohoto algoritmu na signál EKG zarušený jednotlivými typy 
rušení, pomocí navrženého generátoru rušení, a zkoumá vliv algoritmu SPIHT na dané typy 
rušení. V závěru hodnotí dosažené výsledky.  
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Signál EKG, rušení v EKG záznamu, generátor rušení EKG signálu, algoritmus SPIHT, 
vlnková transformace. 
 
 
 
 
 
 
 
 
Annotation 
 
The thesis provides an analysis of the ECG signal, focusing on the possible types of 
interference occuring in the signal. These types of interference are closely examined and their 
realization in the MATLAB programming environment is characterized. The SPIHT 
algorithm is introduced and the possibilities of its use are discussed. Futher, the application of 
this algorithm to the ECG signal containing individual types of interference generated by 
means of the designed interference generator is described and the impact of the SPIHT 
algorithm on the specific types of signal interference is analyzed. Finally, the obtained results 
are evaluated. 
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1. Úvod 
 
Jako skoro v každých signálech, tak i v těch biologických, se setkáváme s určitými 
typy rušení. Tato rušení jsou vždy nechtěnou součástí daných signálů, protože pouze signál 
nějakým způsobem zkreslují. Při jejich odstraňování z biologických signálů může být 
odstraněna také část užitečné informace, a tím dojde ke zkreslení, což může mít za následek 
špatné vyhodnocení (například EKG záznamu). Proto je při vytváření různých filtrů, které 
mají rušení odstranit, vhodné signál zarušit uměle, protože předem víme, jak rušení vypadá a 
v jakých místech se nachází. Po aplikaci filtru tedy můžeme zhodnotit, zda bylo odstraněno 
pouze samotné rušení nebo zda filtr nějakým způsobem znehodnotil také signál. 
   
Jedním z úkolů této práce je seznámit se s morfologií signálu EKG a s možnými typy 
rušení, která se v tomto signálu mohou vyskytovat. Poté vytvořit v prostředí MATLAB 
generátor, který by uměl dané typy rušení vytvářet a přidávat k EKG signálům získaných 
z databáze Physionet.  
 
Druhým úkolem je seznámit se s kompresním algoritmem SPIHT a jeho variantou pro 
EKG signály. Jelikož existují v současné době přístroje, které jsou schopné měřit velké 
objemy dat s vysokou přesností, vzrůstá také potřeba tato data ukládat způsobem, který by 
nebyl náročný na paměťová místa a přenosové rychlosti. Toho lze docílit například použitím 
kompresních metod. Jednou z nich je také zmíněný algoritmus SPIHT. Právě tento algoritmus 
byl aplikován na signály EKG, které byly předem zarušeny pomocí onoho generátoru rušení, 
s různými úrovněmi rušení a byl zkoumán vliv těchto rušení na kompresi algoritmem SPIHT.  
 
V závěru této práce je zhrnut vliv jednotlivých rušení EKG signálu na kompresi 
algoritmem SPIHT a jsou zde zhodnoceny dosažené výsledky. 
 
2. Fyziologie a signál EKG 
 
V této kapitole budou probrány základní poznatky z fyziologie, seznámíme se se signálem 
EKG, s jeho záznamem a využitím. 
 
2.1. Elektrické jevy v srdci 
 
Stah každého svalu je spojen s elektrickými změnami nazývanými „depolarizace“ a tyto 
změny lze zaznamenat elektrodami přiloženými na povrch těla. Jelikož jsou takto detekovány 
všechny svalové kontrakce, jsou elektrické změny s kontrakcí srdečního svalu jasné pouze 
tehdy, je-li pacient zcela uvolněný a nekontrahují se kosterní svaly. 
 
Ačkoli má srdce čtyři oddíly, z pohledu elektrické aktivace je možné se na ně dívat jako na 
dvouoddílové, poněvadž obě síně a následně komory se kontrahují společně. 
 
Elektrické schéma srdce 
 
Elektrický výboj všech srdečních cyklů normálně vychází ze specializované oblasti v pravé 
síni, která se nazývá „sinoatriální (SA) uzel“. Přes síňová svalová vlákna se pak šíří 
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depolarizace. V další specializované oblasti, nazývající se „atrioventrikulární (AV) uzel“ 
dochází ke zpoždění. 
 
Pak se vzruch šíří velmi rychle dále specializovanou vodivou tkání. Vodivá tkáň začíná 
jedním traktem, zvaným „Hisův svazek“, jenž se v mezikomorovém septu dělí na pravé a levé 
Tawarovo raménko. Levé Tawarovo raménko se dále dělí na dva svazky. Ve svalovině komor 
se vzruch šíří pomaleji prostřednictvím specializované tkáně zvané „Purkyňova vlákna“ [1]. 
 
Převodní systém srdce je znázorněn na obr. 1 [4]. 
 
 
Obr. 1 Převodní systém srdce 
 
2.2. Tvar EKG 
 
Masa síňového myokardu je v porovnání se srdečními komorami malá a také elektrické 
změny doprovázející jeho kontrakce jsou malé. Stahy síní jsou na EKG spojeny s vlnou 
nazývanou „P“. Masa srdečních komor je velká, a z tohoto důvodu jejich depolarizace 
vyvolává na EKG triplet kmitů, který se nazývá „komplex QRS“. Vlna „T“ představuje návrat 
komorového myokardu do klidového stavu, tedy jeho „repolarizaci“. 
 
Základní tvar fyziologického EKG je znázorněn na obr. 2 [5]. 
 
 
Obr. 2 Základní tvar fyziologického EKG 
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EKG přístroje zachycují změny elektrické aktivity na pohybující se pruh papíru. Všechny 
EKG přístroje využívají standardní rychlost posunu a používá se papír se standardní velikostí 
čtverců. 
 
Zrovna tak jako vzdálenost mezi jednotlivými kmity R udává srdeční frekvenci, je možno 
ze vzdáleností jednotlivých komponent křivky odvodit převodní časy v jednotlivých částech 
srdce [1]. 
 
Při hodnocení záznamu EKG signálu posuzujeme především trvání jednotlivých úseků, 
jejich napětí a změny tvaru vln a kmitů [2]. 
 
2.3. Záznam EKG 
 
Elektrický signál ze srdce je nejčastěji zaznamenáván na povrchu těla deseti elektrodami, 
které jsou propojeny kabely s EKG přístrojem. Jedna elektroda je připevněna ke každé 
končetině a šest je fixováno k přední straně hrudníku. Důležitý je dobrý elektrický kontakt 
mezi elektrodami a kůží vyšetřovaného pacienta. EKG přístroj porovnává elektrickou aktivitu 
na rozdílných elektrodách a elektrický obraz se nazývá „svod“. Jednotlivá srovnání sledují 
srdce z různých směrů. Každý svod poskytuje odlišný pohled na srdeční elektrickou aktivitu, 
a tedy udává jiný EKG obraz [1]. 
 
Dvanáctisvodové EKG 
 
K registraci EKG používáme běžně dvanáct standardních svodů: 
-tři bipolární končetinové svody označované jako svod I., svod II. a svod III., 
-tři unipolární končetinové svody označované aVR, aVL a aVF, 
-šest unipolárních hrudních svodů, které značíme V1, V2, V3, V4, V5 a V6. 
 
Kromě standardních svodů se používají také speciální elektrody (například jícnové) nebo 
se registrace EKG speciálně modifikuje [2]. 
 
2.4. Využití EKG 
 
Diagnostické využití EKG je mnohostranné. EKG slouží například k diagnostice poruch 
srdečního rytmu (tachykardie, bradykardie, extrasystoly nebo poruchy vedení). EKG je dále 
důležitou diagnostickou metodou u ischemické choroby srdeční a její nejzávažnější formy, 
kterou je infarkt. 
 
Křivku EKG ovlivní také změny koncentrace některých iontů v krvi (například vápník a 
draslík). Z EKG záznamu lze soudit i na polohu srdce v hrudníku a na velikost jednotlivých 
oddílů srdce [2]. 
 
EKG systémy se často využívají také při dlouhodobém sledování životních funkcí pacientů 
na anesteziologicko resuscitačních odděleních (ARO) nebo na jednotkách intenzivní péče 
(JIP) [3]. 
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3. Rušení EKG 
 
Jelikož cílem zpracování a analýzy signálu EKG je odstranit či alespoň dostatečně potlačit 
rušivé šumové složky tak, aby signál byl vhodný pro vizuální, popřípadě automatické 
počítačové, rozměření a stanovení diagnózy je důležité znát typy rušení, které se v EKG 
záznamu mohou vyskytnout. Tato kapitola se tedy bude zabývat typy rušení a podrobněji je 
rozebere. 
 
Rušení signálu EKG z hlediska šířky frekvenčního pásma lze rozdělit na úzkopásmové 
rušivé signály a širokopásmové rušivé signály. 
 
3.1. Úzkopásmové signály 
 
Úzkopásmové signály jsou tvořeny pomalým kolísáním izoelektrické linie a také síťovým 
brumem. 
 
Kolísání izoelektrické linie 
 
Kolísání izoelektrické linie, obr. 3 [3], je především způsobeno elektrochemickými procesy 
na rozhraní elektroda-kůže (do 0,8 Hz), dýcháním pacienta (do 0,5 Hz), případně jeho 
pomalými pohyby (do 1,5 Hz). 
 
 
Obr. 3 Rušení signálu EKG kolísáním izoelektrické linie 
 
 
Síťové rušení 
 
Síťové rušení, obr. 4 [3], vzniká důsledkem indukce napětí ze silových elektrických 
rozvodů. Na území Evropy o kmitočtu 50 Hz, na území USA o kmitočtu 60 Hz [3]. 
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Obr. 4 Síťové rušení signálu EKG 
 
3.2. Širokopásmové signály 
 
Širokopásmové signály jsou tvořeny myopotenciály, pohybovými artefakty, rychlými 
skokovými změnami izoelektrické linie a impulsním rušením. 
 
 
Myopotenciály a pohybové artefakty 
 
Základním širokopásmovým rušením EKG signálu, se kterým je třeba počítat při 
zátěžových testech, jsou myopotenciály a pohybové artefakty, obr. 5 [3]. Myopotenciály 
vznikají při aktivním pohybu svalů vyšetřovaného pacienta. Jejich frekvenční pásmo zasahuje 
od asi 20 Hz do řádově kHz. 
 
 
Obr. 5 Rušení signálu EKG myopotenciály a pohybovým artefaktem 
 
Rychlé skokové změny izoelektrické linie 
 
Rychlé skokové změny izoelektrické linie, obr. 6 [3], jsou dalším typem širokopásmového 
rušení, které se může v signálu EKG vyskytnout a to při vyšetření kojenců a batolat, 
popřípadě ve veterinární elektrokardiografii. 
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Obr. 6 Rušení signálu EKG rychlými skokovými změny izoelektrické linie 
 
Impulsní rušení 
 
Impulsní rušení, obr. 7 [3], je posledním typem širokopásmového rušení, které se může 
v EKG signálu vyskytnout. Vzniká při snímání v některých specifických podmínkách [3]. 
 
 
Obr. 7 Impulsní rušení signálu EKG 
 
3.3. Filtrace rušení signálu EKG 
 
Jakýkoliv algoritmus pro odstranění rušení v EKG signálu nepotlačuje jen nežádoucí šum, 
ale deformuje i tvar signálu EKG. Jelikož tvar elektrokardiogramu nese diagnostickou 
informaci, nelze připustit, aby jeho zkreslení překročilo jistou přípustnou mez. Nejlepší 
způsob jak zajistit zpracování nerušeného signálu je podmínkami snímání vůbec nepřipustit 
proniknutí rušivých složek do snímaného signálu EKG, a to důkladným uzemněním 
elektrokardiografu, minimalizací rozměrů indukčních smyček, které jsou tvořeny snímacími 
vodiči, omezením možného pohybu snímacích vodičů atd. 
 
Přípustné kreslení je definováno odlišně pro různé způsoby zpracování a analýzy signálu 
EKG – vizuální analýzu, počítačovou analýzu, přenos dat, i pro různé formy zpracování dat. 
 
Pomalé kolísání izoelektrické linie 
 
Optimální vlastnosti horní propusti vhodné pro odstranění driftů izoelektrické linie EKG 
signálu vyplývají z tvaru jeho spektra. Mezní frekvenci horní propusti, která nezavádí fázové 
zkreslení, definuje základní kmitočtová složka spektra EKG signálu na frekvenci, která 
odpovídá srdeční frekvenci. To znamená, že požadovaný filtr nemusí přesně dodržovat 
požadavek na pevnou mezní frekvenci. Tato variabilita umožňuje zvýšit účinnost odstranění 
rušení v těch situacích, kdy se zvyšuje frekvence srdeční činnosti. To obvykle nastává při 
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zátěžových testech, kdy se významně zvyšuje obsah složek nízkofrekvenčního šumu. 
Požadavek na maximální útlum v propustném pásmu menší než -0,5 dB je nezbytné dodržet. 
 
Filtr s takto definovanými vlastnostmi může být realizován více způsoby. Avšak vzhledem 
k tomu, že filtrace EKG signálu většinou patří mezi výpočetně náročnější operace, snažíme se 
realizovat požadovanou horní propust tak, aby byl výpočet co nejjednodušší. Jednou 
z takových realizací může být realizace za pomoci Lynnovi horní propusti. 
 
Síťové rušení 
 
Síťový brum je více či méně přítomen ve všech záznamech EKG signálu a některé 
algoritmy automatického rozměření signálu a analýzy mohou být na jeho přítomnost dosti 
citlivé. Filtrace síťového rušení bývá vázána na požadavek, aby měla obsluha přístroje 
možnost posoudit jak filtrovaný, tak původní signál. 
 
Podrobnější experimentální analýza vlivu lineární pásmové zádrže se střední frekvencí 50 
Hz na tvar EKG signálu ukázala, že takový filtr se zadržovaným pásmem do šířky ±3 Hz 
zpravidla nezpůsobí větší zkreslení užitečného signálu, než které určuje doporučení pro 
vizuální analýzu. Toto zjištění umožnilo použít principu Lynnových filtrů také pro filtraci 
síťového rušení a to v podstatě až do srdeční frekvence 180 tepů/min. 
 
Myopotenciály 
 
Rušivé potenciály kosterních svalů zasahují shora až ke kmitočtu přibližně 20 Hz. To 
znamená, že se frekvenčně prolínají s EKG signálem. Lynnovi filtry jsou poměrně málo 
účinné při odstraňování tohoto rušení a naopak již poměrně dosti deformují velké výchylky 
kmitů QRS komplexů. Proto se v případech, kdy lze očekávat zvýšený obsah myopotenciálů 
(zátěžová vyšetření, holterovské monitorování), využívá mnohdy alternativních nelineárních 
přístupů, které jsou založeny na kumulačních technikách nebo v poslední době také na 
různých metodách rozkladu zaznamenaného signálu pomocí vlnkové transformace, rozkladu 
na hlavní nebo nezávislé komponenty apod. [3]. 
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4. Algoritmus SPIHT 
 
Komprese signálů je v dnešní době hojně využívaný prostředek k úspoře paměťových míst 
a samozřejmě také k rychlému přenosu dat. V oblasti ztrátové komprese dvourozměrných 
signálů byly vyvinuty velmi účinné kompresní metody, které jsou založené na vlnkové 
transformaci. K těm nejlepším patří také algoritmus SPIHT (Set Partitioning in Hierarchical 
Trees), který vlnkové koeficienty obrazu kóduje iteračně binárními hodnotami podle jejich 
důležitosti. Důležité (čili nadprahové) hodnoty se kódují přímo, nedůležité (čili podprahové) 
hodnoty se kódují nepřímo s využitím stromových struktur, kdy lze větší skupiny 
nedůležitých koeficientů kódovat pomocí jediného bitu [7]. 
 
4.1. Seznámení s algoritmem 
 
V dnešní době, kdy jsou přístroje schopné měřit velké množství dat s vysokou přesností, je 
nutné tato data ukládat tak, aby byl způsob ukládání méně náročný na paměťové kapacity. 
Zlom v metodách komprese způsobilo použití vlnkové transformace. Důkazem toho je 
standard JPEG2000 pro kompresi obrazových dat. Signál je napřed pomocí vlnkové 
transformace rozložen na frekvenční pásma. Koeficienty takhle rozloženého signálu spolu 
navzájem souvisí a tuto souvislost lze vyjádřit za pomoci stromové struktury. Stromová 
struktura je poté zakódována pomocí algoritmu SPIHT, který dává na výstupu rovnou binární 
posloupnost. Algoritmus SPIHT lze pozměnit také pro jednorozměrné signály. Obzvláště 
velké uplatnění se očekává v oblasti zpracování medicínských dat, kdy je navíc možné za 
pomoci vlnkové transformace signál vhodně filtrovat. Zpracování signálu lze popsat obecným 
schématem na obr. 8 [7]. 
 
 
Obr. 8 Komprese a rekonstrukce založená na algoritmu SPIHT 
 
4.2. Vlnková transformace s diskrétním časem komprese dat 
 
Ke kompresi dat se používá převážně vlnková transformace s diskrétním časem DTWT 
(Discrete Time Wavelet Transform) s podvzorkováním výstupů filtrů, protože díky 
podvzorkování je počet koeficientů transformace stejný jako počet vzorků vstupního signálu. 
Provedení dyadické DTWT se třemi stupni rozkladu je znázorněno na obr. 9 [7], provedení 
odpovídající IDTWT (Inverse Discrete Time Wavelet Transform) pak na obr. 10 [7]. 
Rozkladové dolní a horní propusti Hd a Hh musí spolu s rekonstrukčními horními a dolními 
propustmi Fd a Fh splňovat určité podmínky. Inverzibilita transformace je nepochybným 
požadavkem, protože umožňuje přesnou rekonstrukci vstupního signálu. 
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Při aplikacích DTWT pro kompresi EKG signálů bývá dávána přednost dyadické DTWT 
(kdy se rozkládají jenom výstupy dolních propustí Hd) před paketovou transformací (s úplným 
rozkladovým stromem, kdy se rozkládají ještě výstupy horních propustí Hh) [7]. 
 
 
Obr. 9 Realizace rychlé dyadické DTWT se třemi stupni rozkladu 
 
 
Obr. 10 Realizace zpětné DTWT 
 
Jádrem ztrátové komprese je co nejúspornější reprezentace koeficientů transformace y1(n), 
y2(n), y3(n), ..., při které je chyba rekonstruovaného signálu ještě snesitelná. Na efektivitu 
komprese a výslednou chybu rekonstruovaného signálu má vliv strategie kódování 
koeficientů DTWT a také výběr vhodné čtveřice rozkladových a rekonstrukčních filtrů i volba 
počtu stupňů rozkladu [7]. 
 
4.3. Podstata algoritmu SPIHT 
 
A. Said and W. Pearlman představili SPIHT jako vylepšenou verzi algoritmu EZW 
(Embedded Zerotree Wavelet), který původně navrhl J. M. Shapiro. Podstatný rozdíl je v 
použití trochu odlišné stromové struktury, která poskytuje častější kódování celé větve stromu 
jedinou nulou. SPIHT je progresivní iterativní algoritmus umožňující i bezeztrátové 
komprese. 
 
Poté, co se rozloží signál na jednotlivá pásma vlnkovou transformací, dochází ke kódování, 
jehož výstupem je tok bitů, který lze kdykoliv přerušit a dosáhnout tak přesně stanovené 
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průměrné délky slova (případně předem daného kompresního poměru). Koeficienty v 
jednotlivých pásmech vlnkové transformace spolu souvisí a jejich společnou příbuznost lze 
vyjádřit za pomoci stromové struktury obr. 11 [7]. 
 
 
Obr. 11 Ukázka stromové struktury příbuznosti koeficientů vlnkové transformace 
 
4.4. Pojmy 
 
V algoritmu SPIHT jsou používány tři seznamy: 
LIP: Je seznam nedůležitých koeficientů (List of Insignificant Pixels) – 
obsahuje jednotlivé nedůležité koeficienty 
LIS: Je seznam nedůležitých množin (List of Insignificant Sets) – obsahuje 
stromy nedůležitých koeficientů 
LSP: Je seznam důležitých koeficientů (List of Significant Pixels) – obsahuje 
jednotlivé důležité koeficienty 
Stromy koeficientů mohou být dvojího typu: 
Typ D – zkoumá se důležitost všech následovníků kořenového (výchozího) 
prvku 
Typ L – zkoumá se důležitost všech následovníku kořenového prvku kromě 
přímých potomků. 
V průběhu řadícího průchodu jsou zkontrolovány záznamy v seznamech LIP a LIS a 
důležité koeficienty jsou přemístěny do seznamu LSP. Jestliže je důležitý koeficient součástí 
stromu, je uplatněno pravidlo na rozdělení množiny a koeficient se stává kořenovým prvkem 
nového stromu. Protože kořenový prvek stromu bývá ve většině případů důležitý, je nezávisle 
otestován, zda je skutečně důležitý. 
Následuje upřesňující průběh, při němž je pro zvýšení přesnosti koeficientů ze seznamu 
LIP poslán na výstup následující bit z binární reprezentace jejich hodnot [7]. 
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5. Generátor rušení signálu EKG 
 
Generátor rušení slouží k tomu, abychom mohli uměle vytvářet rušení, která se mohou 
vyskytovat v EKG záznamu. Generování těchto rušení může sloužit například při návrhu 
filtrů, které mají tato rušení odstranit. Při generování rušení totiž víme, jak vytvořené rušení 
vypadá, kde se v EKG záznamu přesně vyskytuje a jaké jsou jeho parametry. Při aplikaci 
navrhovaného filtru na signál, který obsahuje rušení, jehož parametry známe, zjistíme, zda 
filtr odstranil pouze rušení, nebo zda odfiltroval také užitečnou část tohoto signálu. Při 
odstranění užitečné části signálu je záznam EKG do jisté míry znehodnocen a nemusela by 
být stanovena správná diagnóza při vyhodnocování tohoto záznamu. 
 
5.1. Programové řešení rušení 
 
V této podkapitole bude ukázáno, jak jsou programově řešené jednotlivé typy rušení a co u 
každého rušení lze nastavit. 
 
5.1.1. Kolísání izoelektrické linie 
 
Kolísání izoelektrické linie je tvořeno pomocí funkce sinus. Amplitudu této funkce lze 
volit v rozsahu od 0 do 1. Je to vztaženo k velikosti vstupního signálu, která se zjišťuje tak, že 
se v první vteřině záznamu zjistí maximální a minimální hodnota a od maximální se 
minimální hodnota odečte. Tím se zjistí rozsah vstupního signálu. Je to počítáno pouze z 
jedné vteřiny proto, aby se vyloučil vliv například kolísání izoelektrické linie. Při práci se 
signály z databáze Physionet, konkrétně byl použit první svod EKG signálů číslo 100, 101, 
102, 103, 104, 105, 106, 107, 108, 109, 111, 112, 113, 114, 115, 116, 117, 118, 119, 121 
z MIT-BIH Arrhythmia Database [12], se problémy se zjišťováním rozsahu vstupního signálu 
tímto způsobem nevyskytly. Čili při nastavení amplitudy na hodnotu 1 bude výsledná 
amplituda rušení rovna zjištěnému rozsahu vstupního signálu. Frekvenci je možné volit od 0 
Hz do 0,5 Hz a to z toho důvodu, že dýchání pacienta, kterým je ve většině případů toto rušení 
způsobeno, se objevuje s maximální frekvencí 0,5 Hz [3]. Hodnoty těchto parametrů si zvolí 
uživatel. Rušením je potom sinusová funkce, která má amplitudu a frekvenci rovnu 
hodnotám, které uživatel zvolil. Na obr. 12 je část takto vytvořeného rušení s amplitudou 0,2 
a frekvencí 0,3 Hz. Takto nastavená sinusová funkce se přičte k původnímu signálu a 
výsledkem je signál EKG rušený kolísáním izoelektrické linie, obr. 13. 
 
Na obr. 13 představuje červená křivka původní signál EKG a modrá křivka představuje 
tentýž signál rušený kolísáním izoelektrické linie. 
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Obr. 12 Část signálu způsobujícího kolísání izoelektrické linie 
 
 
Obr. 13 Část signálu EKG původního a rušeného kolísáním izoelektrické linie 
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U tohoto typu rušení je zde ještě možnost simulovat ujetí nulové linie pomocí přídavného 
tlačítka. Pokud je toto tlačítko zmačknuté, tak program náhodně zvolí amplitudu a frekvenci 
(z určitých mezí) a vytvoří sinusovku (nebo pouze její část) odpovídající zvoleným hodnotám. 
Tu následně přičte k signálu způsobující kolísání izoelektrické linie. Na obr. 14 a obr. 15 je 
patrný výsledek. 
 
 
Obr. 14 Část signálu způsobujícího kolísání izoelektrické linie s ujetím nulové linie 
 
Na obr. 15 představuje červená křivka původní signál EKG a modrá křivka představuje 
tentýž signál rušený kolísáním izoelektrické linie se současným ujetím nulové linie. 
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Obr. 15 Část signálu EKG původního a rušeného kolísáním izoelektrické linie s ujetím 
nulové linie 
 
5.1.2. Síťové rušení 
 
Síťové rušení je také tvořeno funkcí sinus. Amplitudu této funkce lze volit opět v rozsahu 
od 0 do 1 stejným způsobem jako u předchozího typu rušení (čili u kolísání izoelektrické 
linie). Frekvenci lze nastavovat od 45 Hz do 65 Hz a v těchto mezích z důvodu toho, že 
v Evropě je frekvence v elektrovodné síti 50 Hz, zatímco například v USA 60 Hz. Tyto 
hodnoty lze volit s odchylkami ±5 Hz. Při zvolení libovolné hodnoty z těchto mezí není 
frekvence konstantní, ale náhodně kolísá s přesností ±1% okolo zvolené hodnoty. A to z toho 
důvodu, že střední hodnota kmitočtu základní harmonické v elektrovodné síti má toleranci 
právě ±1% během 99,5% roku [8]. Programově je to řešené tak, že se náhodně zvolí počet 
změn frekvence. Poté se náhodně zvolí počet period pro každý úsek. Poslední úsek je tak 
dlouhý, aby délka rušení byla shodná s délkou signálu. Poté se na sebe jednotlivé úseky 
naváží a vznikne výsledné rušení stejné délky jako vstupní signál. Problém však spočívá 
v navazování. V místech, kde se jednotlivé úseky napojují, vznikají ostré přechody, které se 
ve skutečném síťovém rušení nevyskytují, obr. 16. 
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Obr. 16 Napojování úseků síťového rušení 
 
Mezi vzorky 3735 a 3736 je vidět ostrý přechod způsobený napojováním úseků (sinusová 
funkce není ideálně hladká kvůli nízké vzorkovací frekvenci vstupního signálu). 
 
Obr. 17 Napojování úseků síťového rušení nefiltrovaného i filtrovaného dolní propustí 
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Ostré přechody jsou odstraněny pomocí filtru typu dolní propust, který je vhodně nastaven. 
Výsledek je patrný na obr. 17. 
 
Modrý průběh znázorňuje původní nefiltrované napojování rušení, červený průběh 
znázorňuje napojování rušení filtrované dolní propustí (filtrace zavádí zpoždění, proto bylo 
nutné výsledné rušení patřičně posunout). 
 
U filtrovaného průběhu je patrný i mírný pokles (respektive zvětšení) amplitudy, což je 
zapříčiněno zvlněním filtru. Avšak to vůbec nevadí, jelikož amplituda v elektrovodné síti také 
není zcela konstantní. V literatuře [8] lze nalézt, že s vyloučením přerušení napájení musí být 
během každého týdne 95% průměrných efektivních hodnot napájecího napětí v měřících 
intervalech 10 minut v rozsahu Un ±10%. Tato tolerance je splněna. 
 
Na obr. 18 a obr. 19 je zobrazené frekvenční spektrum rušení, které bylo vytvořeno výše 
popsaným postupem. Frekvence byla nastavena na 50 Hz. Bylo náhodně zvoleno 11 změn 
frekvence a jejich hodnoty jsou 49.8175, 49.7176, 50.3929, 50.0557, 49.7120, 50.4138, 
50.0578, 49.6662, 50.4879, 49.7578, 49.5740 Hz. 
 
 
Obr. 18 Frekvenční spektrum signálu, způsobujícího síťové rušení 
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Obr. 19 Detail frekvenčního spektra signálu, způsobujícího síťové rušení 
 
 
Obr. 20 Část signálu představující síťové rušení 
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 Hodnoty parametrů amplitudy a frekvence si zvolí sám uživatel. Na obr. 20 je část 
vytvořeného rušení s amplitudou 0,05 (tato hodnota je ještě násobena zjištěným rozsahem 
vstupního signálu) a frekvencí 50 Hz. Takto nastavená sinusová funkce se přičte k původnímu 
signálu a výsledkem je signál EKG rušený sítí, obr. 21. Zde představuje červená křivka 
původní signál EKG a modrá křivka představuje tentýž signál rušený sítí. Modrá křivka je 
v místech, kde jsou oba signály totožné, překryta červenou (platí pro všechny případy, kdy je 
více signálů zobrazeno v jednom grafu). 
 
Obr. 21 Část signálu EKG rušeného sítí 
 
5.1.3. Rušení myopotenciály 
 
Řešení rušení způsobeného myopotenciály, vychází z materiálů zabývajících se analýzou 
signálů EMG, ve kterých je možné nalézt typické tvary výkonových spekter signálu EMG 
obr. 22 [9]. 
 
Obr. 22 Typický tvar výkonových spekter signálu EMG zaznamenaného povrchově nad 
pažním bicepsem 
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Podle těchto materiálů sahá spektrum myopotenciálů shora až asi ke 20 Hz. 
 
Toto rušení bylo vytvořeno pomocí bílého Gaussovského šumu, který byl následně 
vyfiltrován pásmovou propustí. 
 
 
Obr. 23 Srovnání velikostí frekvenční odezvy filtru 
 
Na obr. 23 je znázorněno srovnání velikostí frekvenční odezvy ideálního filtru (modrá 
křivka) a skutečného filtru fir2 (zelená křivka). 
0 50 100 150 200 250 300 350
0
0.1
0.2
0.3
0.4
0.5
0.6
0.7
0.8
0.9
1
Frekvence [Hz]   
Srovnání velikostí frekvenční odezvy
 
 
Ideální
Pomocí fir2
30 
 
 
Obr. 24 Výkonové spektrum myopotenciálů 
 
Na obr. 24 je znázorněno výkonové spektrum myopotenciálů. 
 
Při vytváření tohoto typu rušení byla použita funkce dsigmf, která je dostupná ve Fuzzy 
Logic Toolboxu programu MATLAB. Tento toolbox ovšem není základní součástí 
zmíněného programu, proto byla funkce naprogramována přímo do zdrojového kódu. Tato 
funkce vytváří dvě sigmoidální funkce, které od sebe navzájem odečte. Výsledek je znázorněn 
na obr. 25. 
 
Parametry při nastavování této funkce se opět volí náhodně a to tak, aby myopotenciály 
byly buď přes celý vstupní signál, nebo pouze přes část vstupního signálu. 
 
0 50 100 150 200 250 300 350
0
1
2
3
4
5
6
Frekvence [Hz]   
Výkonové spektrum
31 
 
 
Obr. 25 Příklad funkce dsigmf 
 
Takto získaná funkce se vynásobí s vyfiltrovaným bílým Gaussovským šumem, jehož 
velikost lze volit v rozsahu od 0 do 20 (opět je hodnota vztažena k rozsahu vstupního 
signálu), a vznikne výsledné rušení způsobené myopotenciály, obr. 26. 
 
Obr. 26 Signál představující rušení myopotenciály 
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Obr. 27 Část signálu EKG rušeného myopotenciály 
 
Následně se rušení myopotenciály přičte k původnímu signálu a výsledkem je signál EKG 
rušený myopotenciály, obr. 27. Na tomto obrázku představuje červená křivka původní signál 
EKG a modrá křivka představuje tentýž signál rušený myopotenciály (opět je modrá křivka 
v místech, kde jsou oba signály totožné, překryta červenou). 
 
5.1.4. Rušení pohybem 
 
Tento typ rušení je v programu tvořen opět pomocí funkce sinus. Amplituda této funkce je 
zde nastavena na polovinu zjištěného rozsahu a frekvence na hodnotu 1,5 Hz. Této funkce se 
vezme vždy jenom náhodná část, která se přičte v náhodný okamžik k signálu EKG. To se 
provede tolikrát, kolik pohybů chce uživatel v EKG signálu mít, a tedy kolik jich zvolí. Počet 
pohybových artefaktů, které může uživatel přidat do signálu, se pohybuje od 0 do 30. Na obr. 
28 je část takto vytvořeného rušení se dvěma pohybovými artefakty. Takto vytvořené rušení 
se přičte k původnímu signálu a výsledkem je signál EKG rušený pohybovým artefaktem, 
obr. 29. 
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Obr. 28 Část signálu představující pohybové rušení 
 
Na obr. 29 je červeně vidět původní signál EKG a modře úseky signálu EKG změněné 
vlivem pohybových artefaktů. 
 
Obr. 29 Část signálu EKG rušeného pohybovým artefaktem 
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5.1.5. Rušení rychlou změnou izoelektrické linie 
 
Rušení rychlou změnou izoelektrické linie je tvořeno skokovou funkcí. Náhodně se 
vygeneruje číslo představující, o kolik má část EKG signálu změnit svoji amplitudu. Poté se 
vygeneruje další náhodné číslo, které nám určí místo v EKG signálu, od kterého signál 
skokově změní část své amplitudy. To se zopakuje tolikrát, kolik těchto typů rušení chce 
uživatel v záznamu mít a kolik si jich zvolí. Počet těchto rušení může uživatel volit v rozsahu 
od 0 do 30. Na obr. 30 je část takto vytvořeného rušení se dvěma rychlými skokovými 
změnami izoelektrické linie. Takto vytvořené rušení se přičte k původnímu signálu a 
výsledkem je signál EKG rušený skokovými změnami izoelektrické linie, obr. 31. 
 
Na obr. 31 je červeně vidět původní signál EKG a modře jsou vidět změny, které byly 
provedeny přidáním rušení skokovou změnou izoelektrické linie. 
 
 
Obr. 30 Část signálu představující rychlé skokové změny izoelektrické linie 
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Obr. 31 Část signálu EKG rušeného skokovými změnami izoelektrické linie 
 
5.1.6. Impulsní rušení 
 
Impulsní rušení je tvořeno generováním bílého Gaussovského šumu. Jeho náhodně zvolená 
část se poté přičte k náhodně vybranému místu v signálu EKG. To se bude opakovat tolikrát, 
kolik impulsních rušení se má v EKG signále vyskytovat, a kolik jich tedy uživatel zadá. 
Uživatel může volit počet tohoto typu rušení v rozmezí od 0 do 30. Na obr. 32 je část takto 
vytvořeného rušení s dvojím impulsním rušením. Takto vytvořené rušení se přičte 
k původnímu signálu a výsledkem je signál EKG impulsně rušený, obr. 33. 
 
Na obr. 33 je červeně vidět původní signál EKG a modře jsou vidět změny, které způsobilo 
impulsní rušení. 
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Obr. 32 Část signálu představující impulsní rušení 
 
 
Obr. 33 Část signálu EKG rušeného impulsy 
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5.1.7. Všechna rušení 
 
Po vytvoření všech rušení, kterými chceme EKG signál ovlivnit, můžeme pomocí tlačítka 
„Vlož všechna rušení“ vložit ta rušení, která byla předem nastavena, obr. 34. Výsledkem bude 
signál EKG rušený všemi typy rušení, které byly navoleny, obr. 35. 
 
Na obr. 35 je opět červeně znázorněn původní EKG signál a modře je znázorněn signál 
rušený těmi typy rušení, které byly navoleny. 
 
 
Obr. 34 Část signálu představující všechna nastavená rušení 
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Obr. 35 Část signálu EKG rušeného zvolenými typy rušení 
 
5.2. Popis funkcí na generování šumu 
 
Jednotlivé typy rušení jsou naprogramovány zvlášť do funkcí, které budou v této 
podkapitole podrobněji popsány. U každé funkce budou popsány její vstupy a výstupy 
s příklady použití. 
 
5.2.1. Funkce generující kolísání izoelektrické linie 
 
Funkce na generování rušení způsobující kolísání izoelektrické linie je definovaná 
následujícím způsobem 
 
function [y1,fin1]=kolisani_linie(a1,km1,time,N,rozsah) 
 
kde vstup a1 udává požadovanou hodnotu amplitudy rušení, která je následně vynásobena 
zjištěným rozsahem vstupního signálu. To proto, aby rušení přiměřeně odpovídalo vstupnímu 
signálu. Hodnotu veličiny a1 je v tomto případě možné volit v rozsahu od 0 do 1. Při hodnotě 
1 tedy odpovídá amplituda rušení rozsahu vstupního signálu. Veličina km1 udává požadovaný 
kmitočet rušení (rušení je tvořeno pomocí funkce sinus). Tu lze v tomto případě volit od 0 Hz 
do 0,5 Hz. Vstupní proměnnou time je vektor času o rozměrech 1xM. Proměnná N 
představuje vstupní signál. Je to opět vektor, avšak o rozměrech Mx1. Z uvedeného vyplývá, 
že proměnná time musí mít počet sloupců shodný s počtem řádků proměnné N. Proměnná 
rozsah udává hodnotu rozsahu vstupního signálu v mV. Právě k této hodnotě je vztažena 
velikost proměnné a1. Z proměnných a1, km1, rozsah a time se následně vytvoří sinusová 
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funkce délky odpovídající proměnné time. Takto vytvořená sinusová funkce je výstupní 
proměnnou y1. Ta tedy představuje samotný rušící signál, ke kterému když se přičte vstupní 
proměnná N (vstupní signál) dostane se výstupní proměnná fin1 představující původní signál 
zarušený kolísáním izoelektrické linie. 
 
Následujícím příkladem 
 
[y1,fin1]=kolisani_linie(0.3,0.5,time,N,2) 
 
se dostane v proměnné y1 sinusová funkce o amplitudě 0,6 mV, frekvenci 0,5 Hz a délce 
odpovídající proměnné time. K y1 se následně přičte vstupní signál N a výsledkem bude 
proměnná fin1 představující vstupní signál N zarušený sinusovou funkcí y1. 
 
Na obr. 12 byla zobrazena část proměnné y1 (ovšem s jinými hodnotami parametrů). Na 
obr. 13 modře část proměnné fin1 a červeně část proměnné N. 
 
5.2.2. Funkce generující síťové rušení 
 
Funkce na generování síťového rušení je definovaná následujícím způsobem 
 
function [y2,fin2]=sitove_ruseni(a2,km2,sfreq,time,N,rozsah) 
 
kde vstup a2 udává, stejně jako u kolísání izoelektrické linie, požadovanou hodnotu 
amplitudy rušení, která je následně vynásobena zjištěným rozsahem vstupního signálu (z toho 
důvodu, aby rušení přiměřeně odpovídalo vstupnímu signálu). Hodnotu veličiny a2 je opět 
možné volit v rozsahu od 0 do 1. Stejně jako v předchozím případě i zde při hodnotě 1 
odpovídá amplituda rušení rozsahu vstupního signálu. Veličina km2 udává požadovaný 
kmitočet rušení (rušení je tvořeno pomocí funkce sinus). Tu lze v tomto případě volit od 45 
Hz do 65 Hz. Proměnná sfreq udává vzorkovací kmitočet vstupního signálu tvořeného 
proměnnou N. Proměnná sfreq je zde proto, protože rušení, které tvoří sinusová funkce, nemá 
konstantní kmitočet, ale jeho hodnota náhodně kolísá s tolerancí ±1% okolo zvolené hodnoty. 
Toto kolísání je tvořeno náhodným počtem sinusových funkcí (majících kmitočet v dané 
toleranci) napojených na sebe. A právě tyto jednotlivě vytvořené sinusové funkce musejí mít 
vzorkovací kmitočet shodný se vzorkovacím kmitočtem vstupního signálu. Vstupní proměnné 
time, N a rozsah jsou totožné s proměnnými u předchozího typu rušení. Z proměnných a2, 
km2, rozsah a time se následně vytvoří výsledné rušení délky odpovídající proměnné time, 
které se vyfiltruje dolní propustí a patřičně posune (filtrace zavádí zpoždění). Takto vytvořené 
rušení je výstupní proměnnou y2. Ta tedy představuje samotný rušící signál, ke kterému když 
se přičte vstupní proměnná N (vstupní signál) dostane se výstupní proměnná fin2 představující 
původní signál zarušený kolísáním izoelektrické linie. 
 
Následujícím příkladem 
 
[y2,fin2]=sitove_ruseni(0.1,50,360,time,N,2) 
 
se dostane v proměnné y2 sled sinusových funkcí o amplitudě zhruba 0,2 mV (ovlivněno 
zvlněním filtru), frekvencích okolo 50 Hz (±1%) a celkové délce odpovídající proměnné time. 
K y2 se následně přičte vstupní signál N a výsledkem bude proměnná fin2 představující 
vstupní signál N zarušený sinusovými funkcemi obsaženými v proměnné y2. 
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Na obr. 20 byla zobrazena část proměnné y2 (ovšem s jinými hodnotami parametrů). Na 
obr. 21 modře část proměnné fin2 a červeně část proměnné N. 
 
5.2.3. Funkce generující rušení způsobené myopotenciály 
 
Funkce na generování rušení způsobeného myopotenciály je definovaná následujícím 
způsobem 
 
function [y3,fin3]=myopotencialy(a3,samples,sfreq,time,N,rozsah) 
 
kde vstup a3 udává požadovanou hodnotu velikosti rušení, která je následně vynásobena 
zjištěným rozsahem vstupního signálu. Hodnotu veličiny a3 je možné volit v rozsahu od 0 do 
20. Při hodnotě 20 je velikost rušení největší. Veličina samples udává počet vzorků vstupního 
signálu a proměnná sfreq udává vzorkovací kmitočet vstupního signálu tvořeného proměnnou 
N. Vstupní proměnné time, N a rozsah jsou totožné s proměnnými u předchozích typů rušení. 
Ze vstupních proměnných se pomocí bílého Gaussovského šumu a vhodně navrženého filtru 
vytvoří rušení. To se vynásobí s funkcí dsigmf, které má náhodně zvolené parametry a 
výsledkem je konečná podoba rušení délky odpovídající proměnné time. Takto vytvořené 
rušení je výstupní proměnnou y3. Ta tedy představuje samotný rušící signál, ke kterému když 
se přičte vstupní proměnná N (vstupní signál) dostane se výstupní proměnná fin3 představující 
původní signál zarušený kolísáním izoelektrické linie. 
 
Následujícím příkladem 
 
[y3,fin3]=myopotencialy(1,72001,360,time,N,2) 
 
se dostane v proměnné y3 vyfiltrovaný bílý Gaussovský šum o celkové délce odpovídající 
proměnné time. K y3 se následně přičte vstupní signál N a výsledkem bude proměnná fin3 
představující vstupní signál N zarušený šumem obsaženým v proměnné y3. 
 
Na obr. 26 byla zobrazena část proměnné y3 (ovšem s jinými hodnotami parametrů). Na 
obr. 27 modře část proměnné fin3 a červeně část proměnné N. 
 
5.2.4. Funkce generující rušení způsobené pohyby 
 
Funkce na generování rušení způsobeného pohyby je definovaná následujícím způsobem 
 
function [y4,fin4]=pohyby(opak1,samples,time,N,rozsah) 
 
kde vstup opak1 udává počet výskytů rušení tohoto typu. Hodnotu veličiny opak1 je možné 
volit v rozsahu od 0 do 30. Při hodnotě 30 je počet výskytů tohoto typu rušení roven právě 
zmíněné hodnotě. Vstupní proměnné samples, time, N a rozsah jsou totožné s proměnnými u 
rušení myopotenciály. Ze vstupních proměnných se vytvoří sinusová funkce o amplitudě, jejíž 
hodnota je rovna polovině proměnné rozsah, frekvenci 1,5 Hz a délce odpovídající proměnné 
time. Z takto vytvořené sinusové funkce se vezme vždy náhodný úsek o šedesáti vzorcích 
tolikrát, kolik je zvoleno výskytů tohoto rušení v proměnné opak1. Tyto úseky (popřípadě 
úsek) se přičtou k signálu, který obsahuje samé nuly a má stejnou délku jako vstupní signál, a 
to přesně ve stejných místech, ze kterých byly tyto úseky brány ve funkci sinus. Takto 
vytvořený signál představuje výsledné rušení a je výstupní proměnnou y4. Ta tedy 
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představuje samotný rušící signál, ke kterému když se přičte vstupní proměnná N (vstupní 
signál) dostane se výstupní proměnná fin4, která představuje původní signál zarušený pohyby 
pacienta. 
 
Následujícím příkladem 
 
[y4,fin4]=pohyby(10,72001,time,N,2) 
 
se dostane v proměnné y4 signál, mající deset náhodných úseků sinusové funkce (o 
frekvenci 1,5 Hz, amplitudě 1 mV a délce odpovídající proměnné time), který má počet 72001 
vzorků. K y4 se následně přičte vstupní signál N a výsledkem bude proměnná fin4 
představující vstupní signál N zarušený signálem, který představuje rušení způsobené pohyby 
pacienta, obsaženým v proměnné y4. 
 
Na obr. 28 byla zobrazena část proměnné y4 (ovšem s jinými hodnotami parametrů). Na 
obr. 29 modře část proměnné fin4 a červeně část proměnné N. 
 
5.2.5. Funkce generující rychlé změny izoelektrické linie 
 
Funkce na generování rychlých změn izoelektrické linie je definovaná následujícím 
způsobem 
 
function [y5,fin5]=skoky_linie(opak2,samples,N,rozsah) 
 
kde vstup opak2 udává počet výskytů rušení tohoto typu. Tento typ rušení je velice 
podobný předchozímu typu rušení. Hodnotu veličiny opak2 je opět možné volit v rozsahu od 
0 do 30. Při hodnotě 30 je počet výskytů tohoto typu rušení roven zmíněné hodnotě. Vstupní 
proměnné samples, N a rozsah jsou také totožné s proměnnými u předchozího typu rušení. 
Rozdíl spočívá v tom, že tentokrát se nevytvoří sinusová funkce, ale signál mající konstantní 
amplitudu, která je náhodně zvolena (úměrně rozsahu vstupního signálu) o délce odpovídající 
proměnné samples. Z takto vytvořeného signálu se vezme náhodný úsek opět o šedesáti 
vzorcích. Tolikrát, kolik je zvoleno výskytů tohoto rušení v proměnné opak2 se vytvoří signál 
o konstantní amplitudě (pro každý krok nová hodnota amplitudy) a vezme se jeho náhodný 
úsek. Tyto úseky (popřípadě úsek) se přičtou k signálu, který obsahuje samé nuly a má 
stejnou délku jako vstupní signál, a to přesně ve stejných místech, ze kterých byly tyto úseky 
brány v signálech o konstantních amplitudách. Takto vytvořený signál představuje výsledné 
rušení a je výstupní proměnnou y5. Ta tedy představuje samotný rušící signál, ke kterému 
když se přičte vstupní proměnná N (vstupní signál) dostane se výstupní proměnná fin5, která 
představuje původní signál zarušený rychlými skokovými změnami izoelektrické linie. 
 
Následujícím příkladem 
 
[y5,fin5]=skoky_linie(10,72001,N,2) 
 
se dostane v proměnné y5 signál, mající deset náhodných úseků desíti signálů (o 
náhodných amplitudách) délky 72001 vzorků. K y5 se následně přičte vstupní signál N a 
výsledkem bude proměnná fin5 představující vstupní signál N zarušený signálem, který 
představuje rychlé změny izoelektrické linie a je obsažen v proměnné y5. 
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Na obr. 30 byla zobrazena část proměnné y5 (ovšem s jinými hodnotami parametrů). Na 
obr. 31 modře část proměnné fin5 a červeně část proměnné N. 
5.2.6. Funkce generující impulsní rušení 
 
Poslední funkcí je funkce, na generování impulsního rušení. Je definovaná následujícím 
způsobem 
 
function [y6,fin6]=impulsy(opak3,samples,N,rozsah) 
 
kde vstup opak3 udává počet výskytů rušení tohoto typu. Tento typ rušení je opět velice 
podobný předchozímu typu rušení. Hodnotu veličiny opak3 je opět možné volit v rozsahu od 
0 do 30. Při hodnotě 30 je počet výskytů tohoto typu rušení roven zmíněné hodnotě. Vstupní 
proměnné samples, N a rozsah jsou také totožné s proměnnými u předchozího typu rušení. 
Rozdíl spočívá v tom, že tentokrát se nevytvoří signál mající konstantní amplitudu, ale signál 
s bílým Gaussovským šumem (úměrný rozsahu vstupního signálu) o délce odpovídající 
proměnné samples. Z takto vytvořeného signálu se vezme náhodný úsek opět o šedesáti 
vzorcích. Tolikrát, kolik je zvoleno výskytů tohoto rušení v proměnné opak3 se vytvoří signál 
s tímto šumem (pro každý krok nový šum) a vezme se jeho náhodný úsek. Tyto úseky 
(popřípadě úsek) se přičtou k signálu, který obsahuje samé nuly a má stejnou délku jako 
vstupní signál, a to přesně ve stejných místech, ze kterých byly tyto úseky brány v signálech 
obsahujících šum. Takto vytvořený signál představuje výsledné rušení a je výstupní 
proměnnou y6. Ta tedy představuje samotný rušící signál, ke kterému když se přičte vstupní 
proměnná N (vstupní signál) dostane se výstupní proměnná fin6, která představuje původní 
signál zarušený impulsním rušením. 
 
Následujícím příkladem 
 
[y6,fin6]=impulsy(10,72001,N,2) 
 
se dostane v proměnné y6 signál, mající deset náhodných úseků desíti signálů obsahujících 
bílý Gaussovský šum o délce 72001 vzorků. K y6 se následně přičte vstupní signál N a 
výsledkem bude proměnná fin6 představující vstupní signál N zarušený signálem, který 
představuje impulsní rušení a je obsažen v proměnné y6. 
 
Na obr. 32 byla zobrazena část proměnné y6 (ovšem s jinými hodnotami parametrů). Na 
obr. 33 modře část proměnné fin6 a červeně část proměnné N. 
 
5.3. Porovnání rušení 
 
Tato podkapitola se zabývá porovnáním vytvořeného rušení pomocí generátoru rušení 
s rušením, které se normálně vyskytuje v EKG signálu. Srovnávací rušení jsou ze signálů 
EKG získaných z databáze Physionet, konkrétně z MIT-BIH Arrhythmia Database [12]. 
 
Z důvodu velkých rozměrů obrázků, které tato podkapitola obsahuje, jsou nejdříve 
jednotlivé typy rušení porovnány slovně a obrázky jsou vloženy až na její konec. 
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5.3.1. Porovnání rušení způsobeného kolísáním izoelektrické linie 
 
Na obr. 36 je porovnání rušení kolísáním izoelektrické linie vytvořeného generátorem 
rušení se stejným typem rušení vyskytujícím se v signálu EKG. Červeně je znázorněna část 
signálu z normálního EKG záznamu a modře je znázorněna část signálu zarušeného pomocí 
generátoru rušení. Z obrázku je patrné, že signál rušený pomocí generátoru se sice přibližuje 
k normálnímu záznamu EKG, avšak není to úplně ideální. Je to způsobeno tím, že rušení je 
tvořeno funkcí sinus, která je pravidelná, ale dech, kterým je toto rušení nejčastěji způsobeno, 
nemusí být vždy zcela pravidelný (pacient může například promluvit). 
 
5.3.2. Porovnání síťového rušení 
 
Na obr. 37 lze vidět červeně znázorněnou část signálu normálního EKG a modře část 
signálu zarušeného síťovým rušením pomocí generátoru rušení. Rušení vypadají obdobně, 
avšak generované rušení je patrnější. A to z toho důvodu, že najít EKG signál s velice 
výrazným síťovým rušením je obtížnější, protože dosti zarušené signály se většinou rovnou 
likvidují. 
 
5.3.3. Porovnání rušení způsobeného myopotenciály 
 
Dalším typem rušení ke srovnání je rušení způsobené myopotenciály, obr. 38. Na tomto 
obrázku je červeně zobrazen nezarušený EKG signál a modře signál EKG zarušený 
myopotenciály pomocí generátoru rušení. Generovaný typ rušení je dosti podobný 
myopotenciálům vyskytujícím se v normálním EKG signálu.  
 
5.3.4. Porovnání pohybového rušení 
 
Dalším typem rušení ke srovnání je rušení způsobené pohybem, obr. 39. Na obrázku je 
červeně znázorněn opět normální EKG záznam a modře signál EKG zarušený pomocí 
generátoru rušení. Rušení je opět dosti podobné. 
 
5.3.5. Porovnání rušení způsobeného rychlou změnou izoelektrické linie 
 
Na obr. 40 je červeně znázorněn normální EKG záznam se dvěma rychlými změnami 
izoelektrické linie. Počet změn je stejný i na modrém signálu EKG, který byl zarušen pomocí 
generátoru rušení. Rušení vypadají i v tomto případě obdobně. 
 
5.3.6. Porovnání impulsního rušení 
 
Na obr. 41 je porovnání posledního typu rušení a to rušení impulsního. Opět je červeně 
znázorněn normální EKG záznam a pod ním modře signál EKG zarušený generátorem rušení. 
Uměle přidané rušení má sice větší energii (vůči signálu) oproti hornímu záznamu, ale 
vizuálně je podobné. Tento typ rušení se ovšem obtížně hledá, jelikož jeho výskyt není častý. 
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Obr. 36 Porovnání rušení způsobeného kolísáním izoelektrické linie 
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Obr. 37 Porovnání síťového rušení 
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Obr. 38 Porovnání rušení způsobeného myopotenciály 
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Obr. 39 Porovnání pohybového rušení 
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Obr. 40 Porovnání rušení způsobeného rychlou změnou izoelektrické linie 
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Obr. 41 Porovnání impulsního rušení 
 
Z předchozích obrázků (obr. 36 až obr. 41) a z jejich závěrů vyplývá, že rušení, která se 
dají vytvářet pomocí tohoto generátoru rušení, jsou srovnatelná s rušením, která se vyskytují 
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v záznamech EKG při snímání EKG signálů z pacienta. Tudíž tento generátor rušení lze 
shledat funkčním v tom smyslu, že ho lze použít ke generaci rušení, která mají simulovat 
reálné typy rušení objevující se v záznamech EKG při snímání EKG signálů z pacienta. 
 
5.4. Grafické prostředí 
 
GUIDE je nástroj programu MATLAB pro interaktivní tvorbu grafického rozhraní [6]. 
Tohoto nástroje bylo využito při tvorbě generátoru rušení. Jeho hlavní výhodou je ulehčení 
ovládání aplikace uživatelem. 
 
Výsledný program, obr. 42, má vcelku intuitivní ovládání. 
Obsahuje: 1.  pole, pomocí kterého načteme vstupní data a vykreslíme je, 
2. pole s hlášením programu, které uživateli napovídá a upozorňuje ho na 
chyby, kterých se dopustil, 
3. pole, pomocí kterého se aktivuje a nastaví rušení způsobené kolísáním 
izoelektrické linie, 
4.  pole, pomocí kterého se aktivuje a nastaví síťové rušení, 
5. pole, pomocí kterého se aktivuje a nastaví rušení, způsobené pohybem 
pacienta, 
6. pole, pomocí kterého se aktivuje a nastaví rušení, způsobené rychlými 
skokovými změnami izoelektrické linie, 
7.  pole, pomocí kterého se aktivuje a nastaví impulsní rušení, 
8. pole, pomocí kterého se aktivuje a nastaví rušení, způsobené myopotenciály, 
9. tlačítko, pomocí kterého se současně vykreslí všechna rušení, která si 
uživatel předem nastavil, 
10. pole, které obsahuje grafy s vykreslenými signály a tlačítko pro uložení 
(jelikož není načten žádný signál, je toto pole na obr. 42 zatím prázdné). 
 
 
Obr. 42 Generátor rušení – úvodní obrazovka 
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Většina polí je v tuto chvíli neaktivních a aktivují se až po nějaké události či po zadání 
nějakého parametru. V tomto případě se aktivují až po načtení vstupního EKG signálu, 
kterým je EKG signál z databáze Physionet [12]. 
K načítání vstupního signálu je využit soubor rddata.m [11], který je volně dostupný na 
internetu, a který slouží k načítání signálu z databáze Physionet. Tento soubor je ještě 
částečně upravený a implementovaný do tohoto programu. 
 
 
Obr. 43 Generátor rušení – s načteným vstupním EKG signálem 
 
Na obr. 43 lze vidět, jak vypadá program generátoru rušení již s načteným vstupním EKG 
signálem. V tuto chvíli je většina polí již aktivována. V pravé části navíc přibyl grafický 
prvek, na kterém jsou vidět dva načtené záznamy EKG. Dva jsou zde z toho důvodu, že 
načtený soubor z této databáze obsahuje dva nasnímané záznamy EKG. V našem případě 
budeme pracovat vždy s jedním záznamem, který lze libovolně volit z nabídky 
v rozbalovacím menu. Předvolený je vždy červený záznam, avšak měnit zvolené záznamy lze 
kdykoliv v průběhu práce s programem pouhým zvolením jiného. Program obsahuje tlačítko 
„Zvětšení“ na zvětšení zvolené části záznamu a druhé tlačítko „Posun“ na posouvání se 
v záznamu při jeho zvětšení. 
 
Výběrem příslušného zaškrtávacího tlačítka se aktivuje zvolené rušení a po nastavení jeho 
hodnot ho lze přidat k EKG záznamu, obr. 44. Hodnoty lze nastavovat jak manuálním 
napsáním hodnoty do příslušného políčka, tak posuvníky. Oba tyto prvky jsou vzájemně 
provázány, takže při změně jednoho se změní i druhý. 
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Obr. 44 Generátor rušení – s aktivovaným jedním typem rušení 
 
V pravém dolním rohu přibyl ještě jeden grafický prvek, který zobrazuje rušení, jehož 
vlastnosti si nastavil uživatel. 
 
Po aktivaci tlačítka „Vlož všechna rušení“ se zpřístupní také tlačítko pro uložení 
výsledného EKG signálu, obr. 45 (vpravo nahoře). Ten lze ukládat buď ve formátu .mat nebo 
ve formátu .dat (64-bitově s plovoucí řádovou čárkou). 
 
 
Obr. 45 Generátor rušení – s aktivovaným tlačítkem pro ukládání 
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6. Zarušování signálů a aplikace algoritmu SPIHT 
 
Tato kapitola se zabývá popisem vytváření rušení pomocí generátoru rušení s následnou 
aplikací algoritmu SPIHT na zarušené signály EKG. 
 
6.1. Programové prostředky pro aplikaci algoritmu SPIHT 
 
Programové soubory (m-file) [13] pro práci s algoritmem SPIHT byly poskytnuty od 
vedoucího této diplomové práce (některé soubory byly mírně upraveny). Ten algoritmus 
naprogramoval pro testovací účely v prostředí MATLAB s využitím knihovny Wavelet 
Toolbox a ve svém článku „Možnosti algoritmu SPIHT při kompresi signálů EKG“ [7] blíže 
popsal možnosti tohoto algoritmu a také to, jakým způsob algoritmus SPIHT testoval. 
Zmíněnými soubory lze testovat vliv různých filtrů a hloubek rozkladu vlnkové transformace 
a také různých délek paketů na kvalitu komprese. Následnou kvalitu rekonstruovaných dat lze 
objektivně hodnotit za pomoci PRD (Percent Root mean square Difference) nebo PSNR (Peak 
Signal-to-Noise Ratio). Literatura, která se zabývá kompresí EKG, častěji využívá PRD, který 
je definován jako 
 
𝑃𝑅𝐷 =  
  𝑥𝑜  𝑖 −𝑥𝑟 (𝑖) 2
𝑛
𝑖=1
  𝑥𝑜  𝑖 −𝑥𝑜     2
𝑛
𝑖=1
∙ 100        % ,                                       (1) 
 
kde xo je signál originální a xr signál rekonstruovaný, n je počet vzorků v jednom paketu a 
x̄o značí střední hodnotu. Co se týče výstižnosti zachycení zkreslení pouze jediným číslem, je 
postrádána informace, jaké je zkreslení konkrétního detailu v signálu, které může být u 
signálů EKG dosti podstatné. Autoři prací, zabývající se ztrátovou kompresí, tento problém 
prozatím neřeší a zůstávají u hodnot PRD, které jsou doplněné příklady vizuálního posouzení 
dopadů ztrátové komprese [7]. 
 
Jelikož hodnocení pomocí PSNR, které dané soubory [13] obsahují, je původně pro 
hodnocení obrázků bylo pro hodnocení zkreslení signálů EKG ještě přidáno porovnání 
pomocí výkonového poměru signálu k šumu - SNR (Signal-to-Noise Ratio) definované jako 
 
𝑆𝑁𝑅 = 10 𝑙𝑜𝑔
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1
𝑁
 𝑥𝑜
2(𝑖)𝑁𝑖=1
1
𝑁
 𝑣𝑖
2𝑁
𝑖=1
         dB ,                             (2) 
 
kde xo(i) jsou vzorky originálního signálu, v(i) jsou vzorky šumu a N je počet vzorků 
signálu [10]. 
 
6.2. Způsob rušení EKG signálů a následná aplikace algoritmu SPIHT  
 
Tato podkapitola popisuje parametry jednotlivých typů rušení, kterými byly EKG signály 
zarušeny a následnou aplikaci algoritmu SPIHT na takto zarušené signály. 
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6.2.1. Zarušování všemi typy rušení s následnou aplikací algoritmu 
 
Při vytváření rušení se opět pracovalo se signály EKG z databáze Physionet [12]. V prvním 
případě byl použit první svod EKG signálů číslo 100, 101, 102, 103, 104, 105, 106, 107, 108, 
109, 111, 112, 113, 114, 115, 116, 117, 118, 119, 121 z MIT-BIH Arrhythmia Database [12]. 
Těchto 20 signálů bylo následně přejmenováno na signály od 1 do 20 z důvodu pozdější 
jednodušší práce s nimi. Z těchto signálů, bylo pracováno pouze z jejich počátečními 200 
vteřinami (72001 vzorků) z jejich celkových 1805,56 vteřin (650000 vzorků). Tyto signály 
(respektive jejich počáteční části) byly zarušeny pomocí generátoru rušení všemi typy rušení a 
to následujícím způsobem: 
 kolísání izoelektrické linie bylo na signály aplikováno jednak bez ujetí nulové linie a 
jednak s ujetím této nulové linie (hodnota nulové linie pozvolně vzrůstala). V obou 
případech s nastavenou amplitudou na hodnotě 0,2 a frekvencí 0,1 Hz. 
 síťové rušení mělo hodnotu amplitudy nastavenu na 0,2 a frekvenci na 50 Hz. 
 velikost rušení způsobeného myopotenciály byla nastavena na hodnotě 16 s tím, že 
myopotenciály byly vždy přes celý vstupní signál. 
 počet ostatních typů rušení (rušení způsobené pohybem, rychlou změnou izoelektrické 
linie a impulsní rušení) se aplikovalo na vstupní signál vždy v počtu 30 (pro každý 
typ). 
 
Poté co se takto zarušilo všech 20 signálů, se všechny zkomprimovaly a následně 
rekonstruovaly algoritmem SPIHT, opět za pomoci výše zmíněných souborů. Podmínky 
komprese byly takové, že bankou filtrů byla bior4.4 s hloubkou rozkladu 6, délkou paketu 
1024 a s průměrnou délkou slova avL (average length) 1 bps (bitů na vzorek). 
 
Následně byl vypočítán PRD, SNR a PSNR pro objektivní hodnocení chyby vzniklé 
kompresí. Pro každý typ rušení byly výsledky ze všech 20 signálů zprůměrovány, tab. 1. 
 
V následujících tabulkách znamená Z-R porovnání zarušeného signálu vůči 
rekonstruovanému signálu, O-R je porovnání originálního signálu vůči rekonstruovanému 
signálu a O-Z je porovnání originálního signálu vůči zarušenému signálu. 
 
Typ rušení PRD SNR PSNR 
 
Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
impulsní rušení 8,73 45,92 48,47 25,36 11,50 11,02 36,37 20,09 19,61 
rušení pohybem 5,80 34,68 34,63 29,51 13,93 13,95 38,85 22,52 22,54 
rychlé změny izoel. 
linie 
5,13 73,99 74,35 29,85 7,35 7,31 40,51 15,94 15,90 
myopotenciály 35,03 36,15 53,49 13,13 13,54 10,16 21,81 22,13 18,75 
síťové rušení 32,61 28,36 43,07 13,96 15,67 12,04 22,51 24,26 20,63 
kolísání izoel. linie bez 
ujetí nulové linie 
4,51 85,85 85,94 30,85 6,05 6,04 38,69 14,64 14,63 
kolísání izoel. linie s 
ujetím nulové linie 
0,83 1962,67 1962,68 48,78 -19,45 -19,45 44,60 -10,85 -10,85 
všechna rušení bez 
ujetí nulové linie 
30,86 128,45 146,09 12,58 2,54 1,43 22,34 11,13 10,02 
všechna rušení i s 
ujetím nulové linie 
7,80 1966,10 1967,95 29,10 -19,48 -19,50 25,73 -10,89 -10,91 
Tab. 1 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro všechny typy rušení 
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Porovnáním hodnot O-R vůči O-Z lze zjistit, že algoritmus SPIHT měl největší kladný vliv 
na rušení způsobené myopotenciály, síťovým rušením a všemi rušeními najednou bez 
současného ujetí nulové linie. Ujetí nulové linie má za následek největší odlišení vůči 
originálnímu signálu, s kterým si algoritmus SPIHT nedokáže poradit. Typy rušení, která jsou 
řešena skokově (rušení pohybem a rychlé změny izoelektrické linie) algoritmus vylepšit 
nedokáže buď vůbec, nebo jenom ve velmi malé míře. S impulsním rušením si poradí také 
velmi málo. 
 
6.2.2. Zarušování vybranými typy rušení s následnou aplikací algoritmu 
 
Proto v dalším (podrobnějším) případě byl porovnáván vliv algoritmu SPIHT pouze na 
typy rušení, které algoritmus v předchozím případě nejvíce ovlivnil a také ty, které se 
nejčastěji vyskytují v EKG signálu. Je to rušení způsobené sítí, myopotenciály, kolísáním 
izoelektrické linie bez ujetí nulové linie, všemi těmito typy rušení najednou a všemi těmito 
typy rušení za sebou. Pracovalo se už jenom s 10 signály EKG z databáze Physionet [12] a to 
konkrétně s použitím prvních svodů EKG signálů číslo 100, 101, 102, 103, 104, 105, 109, 
111, 112, 113 z MIT-BIH Arrhythmia Database [12]. Tyto signály také byly následně 
přejmenovány na signály číslo 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8, 9 a 10 ze stejného důvodu jako v prvním 
případě. Z těchto signálů, bylo pracováno opět pouze z jejich počátečními 200 vteřinami 
(72001 vzorků) z jejich celkových 1805,56 vteřin (650000 vzorků). Tyto signály byly 
následně zarušeny zmíněnými typy rušení za pomoci generátoru rušení a to tak, že: 
 u síťového rušení se amplituda zvedala od 0,02 do 0,1 s krokem 0,02 a od 0,2 do 1 
s krokem 0,2. Zároveň s tím se zvedala frekvence od 47 Hz do 65 Hz s krokem 2 
Hz (tzn. 1.krok amp=0,02; f=47 Hz 2.krok amp=0,04; f=49 Hz … 10.krok amp=1; 
f=65 Hz). 
 hodnota u myopotenciálů se zvedala od 2 do 20 s krokem 2. 
 u kolísání izoelektrické linie se amplituda zvedala od 0,1 do 1 s krokem 0,1 a 
zároveň s tím se zvedala frekvence od 0,05 Hz do 0,5 Hz s krokem 0,05 Hz (tzn. 
1.krok amp=0,1; f=0,05 Hz 2.krok amp=0,2; f=0,1 Hz … 10.krok amp=1; f=0,5 
Hz). 
 u zarušování signálů EKG všemi těmito typy rušení najednou se vzaly vždy 
odpovídající si kroky daných typů a naráz se aplikovaly na vstupní signál. 
 u zarušení signálů EKG těmito typy rušení za sebou se opět vzaly vždy 
odpovídající si kroky daných typů a vždy se jimi zarušila třetina vstupního signálu 
(v pořadí myopotenciály, rušení sítí a rušení způsobené kolísáním izoelektrické 
linie). 
 
Po zarušení všech deseti signálů deseti úrovněmi rušení, se stejně jako v předchozím 
případě všechny signály zkomprimovaly a následně rekonstruovaly algoritmem SPIHT. 
Podmínky komprese byly stejné jako v předešlém případě (banka filtrů bior4.4 s hloubkou 
rozkladu 6, délkou paketu 1024 a s průměrnou délkou slova avL 1 bps). 
 
Následně byl vypočítán PRD, SNR a PSNR pro objektivní hodnocení chyby vzniklé 
kompresí. Pro každý typ a každou úroveň rušení byly výsledky ze všech 10 signálů 
zprůměrovány, tab. 2 až tab. 11. 
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1. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 5,59 41,96 41,52 28,76 11,25 11,34 38,67 21,32 21,41 
myopotenciály 13,47 11,86 13,34 21,06 22,24 21,23 31,16 32,31 31,30 
síťové rušení 9,94 8,28 8,29 23,78 25,44 25,34 33,85 35,52 35,41 
všechna rušení najednou 14,02 43,43 44,40 20,38 10,95 10,76 30,34 21,02 20,83 
všechna rušení za sebou 10,10 25,88 25,86 23,54 15,45 15,46 33,54 25,52 25,53 
Tab. 2 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 1. úrovně rušení 
 
 
2. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 4,68 82,95 83,04 29,59 5,33 5,32 38,73 15,40 15,39 
myopotenciály 14,65 12,83 14,92 20,30 21,54 20,22 30,38 31,61 30,29 
síťové rušení 16,20 13,01 16,56 19,41 21,46 19,33 29,45 31,53 29,40 
všechna rušení najednou 14,55 83,62 85,98 19,29 5,26 5,02 28,48 15,33 15,09 
všechna rušení za sebou 11,79 48,77 49,40 21,76 9,94 9,83 31,55 20,01 19,90 
Tab. 3 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 2. úrovně rušení 
 
 
3. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 3,99 124,00 124,55 30,43 1,84 1,80 38,72 11,91 11,87 
myopotenciály 15,93 13,79 17,07 19,58 20,93 19,07 29,67 31,00 29,14 
síťové rušení 22,42 17,27 24,88 16,50 18,87 15,79 26,54 28,94 25,86 
všechna rušení najednou 15,89 123,16 128,15 17,91 1,89 1,55 26,18 11,96 11,62 
všechna rušení za sebou 13,33 72,73 73,99 20,25 6,47 6,33 29,64 16,54 16,40 
Tab. 4 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 3. úrovně rušení 
 
 
4. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 3,35 165,13 166,07 31,51 -0,65 -0,70 38,76 9,42 9,37 
myopotenciály 17,35 15,05 19,56 18,82 20,17 17,89 28,91 30,24 27,96 
síťové rušení 28,06 23,61 33,22 14,45 16,31 13,28 24,47 26,38 23,35 
všechna rušení najednou 16,59 162,71 170,49 17,09 -0,52 -0,92 24,41 9,55 9,15 
všechna rušení za sebou 14,13 96,89 98,67 19,34 3,98 3,83 28,38 14,05 13,90 
Tab. 5 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 4. úrovně rušení 
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5. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 2,85 206,49 207,59 32,60 -2,59 -2,63 39,17 7,48 7,44 
myopotenciály 19,45 17,30 23,26 17,76 18,89 16,38 27,86 28,96 26,45 
síťové rušení 33,55 26,74 41,50 12,79 15,20 11,35 22,76 25,27 21,42 
všechna rušení najednou 16,88 202,93 212,96 16,62 -2,43 -2,86 23,34 7,64 7,21 
všechna rušení za sebou 15,14 120,32 122,72 18,42 2,10 1,93 26,98 12,17 12,00 
Tab. 6 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 5. úrovně rušení 
 
 
6. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 2,44 247,98 249,11 33,71 -4,18 -4,22 39,40 5,89 5,85 
myopotenciály 24,90 22,78 32,34 15,62 16,61 13,69 25,65 26,68 23,76 
síťové rušení 50,95 51,00 82,83 8,44 9,55 5,35 17,78 19,62 15,42 
všechna rušení najednou 25,33 241,39 264,04 12,85 -3,95 -4,72 18,64 6,12 5,35 
všechna rušení za sebou 22,84 146,80 152,92 14,47 0,37 0,01 22,45 10,44 10,08 
Tab. 7 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 6. úrovně rušení 
 
 
7. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 2,08 289,54 290,63 34,95 -5,52 -5,56 39,87 4,55 4,51 
myopotenciály 27,79 26,30 36,83 14,49 15,30 12,38 24,53 25,37 22,45 
síťové rušení 62,97 98,07 165,64 5,56 3,84 -0,67 13,18 13,91 9,40 
všechna rušení najednou 38,06 282,00 336,54 9,05 -5,31 -6,83 13,86 4,76 3,24 
všechna rušení za sebou 33,25 177,41 194,52 10,89 -1,28 -2,07 17,87 8,79 8,00 
Tab. 8 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 7. úrovně rušení 
 
 
8. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 1,95 330,91 332,14 35,39 -6,68 -6,72 39,63 3,39 3,35 
myopotenciály 34,30 34,91 51,56 12,42 12,80 9,45 22,34 22,87 19,52 
síťové rušení 61,71 160,74 248,92 5,19 -0,30 -4,21 11,09 9,77 5,86 
všechna rušení najednou 44,18 325,51 418,28 7,59 -6,53 -8,72 11,42 3,54 1,35 
všechna rušení za sebou 37,54 213,24 241,30 9,56 -2,85 -3,94 15,73 7,22 6,13 
Tab. 9 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 8. úrovně rušení 
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9. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 1,80 372,34 373,66 35,99 -7,71 -7,74 39,73 2,36 2,33 
myopotenciály 46,50 57,38 87,34 9,16 8,53 4,89 18,68 18,60 14,96 
síťové rušení 67,42 201,42 332,10 4,16 -2,45 -6,72 8,62 7,62 3,35 
všechna rušení najednou 51,44 377,05 507,43 6,15 -7,84 -10,40 9,26 2,23 -0,33 
všechna rušení za sebou 45,09 246,73 293,01 7,77 -4,16 -5,63 13,10 5,91 4,44 
Tab. 10 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 9. úrovně rušení 
 
10. úroveň rušení PRD SNR PSNR 
Typ rušení Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z Z-R O-R O-Z 
kolísání izoel. linie 1,65 413,83 415,18 36,63 -8,63 -8,66 39,71 1,44 1,41 
myopotenciály 61,23 177,32 280,18 5,11 -1,28 -5,25 11,94 8,79 4,82 
síťové rušení 62,62 271,17 415,13 4,57 -4,94 -8,65 7,89 5,13 1,42 
všechna rušení najednou 56,18 449,48 650,93 5,25 -9,34 -12,56 8,02 0,73 -2,49 
všechna rušení za sebou 48,07 303,51 375,69 6,94 -5,93 -7,79 11,54 4,14 2,28 
Tab. 11 Hodnoty PRD, SNR a PSNR pro vybrané typy 10. úrovně rušení 
 
Následující grafy (obr. 46 až obr. 50) představují vždy závislost PRD na SNR zarušených a 
rekonstruovaných signálů EKG pro dané typy rušení. 
 
 
Obr. 46 Závislost PRD na SNR pro rušení způsobené sítí 
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Obr. 47 Závislost PRD na SNR pro rušení způsobené myopotenciály 
 
 
 
Obr. 48 Závislost PRD na SNR pro rušení způsobené kolísáním izoel. linie 
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Obr. 49 Závislost PRD na SNR pro všechna rušení najednou 
 
 
Obr. 50 Závislost PRD na SNR pro všechna rušení za sebou 
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zarušené najednou těmito třemi typy rušení algoritmus SPIHT také dokázal část rušení 
vykompenzovat, ale již ne tak dobře jako u síťového rušení a rušení způsobeného 
myopotenciály. Podobný výsledek vykazují také signály zarušené zmíněnými třemi typy 
rušení jdoucími po sobě. 
 
7. Diskuze 
 
Jedním z úkolů této práce bylo vytvořit generátor rušení signálu EKG v prostředí 
MATLAB. Tento generátor byl po seznámení se s morfologií signálu EKG opravdu vytvořen 
s tím cílem, aby jednotlivé typy generovaného rušení odpovídaly co nejvíce rušením 
vyskytujícím se ve skutečných záznamech EKG signálů. Při porovnávání skutečných rušení 
s rušeními tvořené generátorem lze konstatovat, že obě rušení jsou si ve většině případů velice 
podobná. U rušení způsobeného sítí a impulsním rušením bylo obtížné najít porovnání ve 
skutečných záznamech EKG signálů z toho důvodu, že signály které tyto typy rušení obsahují 
ve větší míře, jsou pro praktické využití nevhodné a rovnou se likvidují. Generátor rušení byl 
vytvořen v grafickém rozhraní a práce s ním není nijak obtížná. Lze pomocí něj načítat 
signály z databáze Physionet (konkrétně z MIT-BIH Arrhythmia Database), dané vstupní 
signály vykreslovat, rušit všemi (normálně vyskytujícími se v EKG signálu) typy rušení 
s různými úrovněmi rušení a následně zarušené signály vykreslovat (včetně samotného 
rušícího signálu) a poté také ukládat. A to ve dvou formátech. Jednotlivé úrovně rušení lze 
nastavovat buď manuálním zadáváním hodnot (z daných intervalů) nebo pomocí posuvníků 
(obě možnosti na sebe vzájemně reagují). Generátor rušení obsahuje také pole s hlášením 
programu, které uživatele navádí a informuje ho o případných chybách, kterých se dopustil 
během nastavování jednotlivých rušení. 
 
Druhým úkolem této práce bylo na zarušené signály aplikovat algoritmus SPIHT a zjistit, 
jaký vliv bude mít na jednotlivé typy rušení. Bylo zjištěno, že algoritmus dokáže pozitivně 
ovlivnit signál EKG zarušený myopotenciály a sítí v tom smyslu, že částečně dokáže snížit 
úroveň těchto dvou typů rušení. Úroveň impulsního rušení dokáže také snížit, ovšem 
v mnohem menší míře než u předešlých dvou typů rušení. Na ostatní typy rušení nemá žádný 
(nebo jenom velice malý) vliv. Je to dáno tím, že zbylé typy rušení ovlivňují signál (nebo jeho 
část) skokovými změnami (popřípadě pomalým zvlněním) a s tím si algoritmus SPIHT 
nedokáže poradit. Je nutné zmínit, že kvalita rekonstruovaných dat byla hodnocena pomocí 
PRD, které popisuje zkreslení dat pouze jedním číslem. To zapříčiní, že je postrádána 
informace o zkreslení konkrétního detailu v signálu, které může být pro následné hodnocení 
EKG signálu dosti podstatné. 
 
Při zkoumání vlivu rušení na kompresi algoritmem SPIHT mělo být součástí i to, že se 
měla měnit také úroveň komprese, která byla po celou dobu konstantní (avL=1 bps). Tato 
skutečnost ovšem na stanovené závěry nemá vliv, protože při jiné úrovni komprese by se 
měnila pouze velikost hodnot PRD, ale vliv rušení na kompresi algoritmem SPIHT by byl 
pořád stejný. Rozhodnutí o tom, že úroveň komprese bude konstantní, bylo provedeno 
vedoucím této diplomové práce s tím, že se jedná pouze o malou odchylku od zadání, která 
není nijak významná. 
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8. Závěr 
 
V této práci jsme se seznámili s typy rušení, které se mohou vyskytnout v EKG signálu. 
Jednotlivé typy rušení byly podrobněji rozebrány a následně byl popsán způsob jejich 
realizace v prostředí MATLAB. Realizace spočívala ve vytvoření generátoru těchto typů 
rušení pomocí nástroje pro interaktivní tvorbu grafického rozhraní GUIDE. Výsledný 
program umožňuje načítat signály EKG, zobrazovat je, vkládat do nich jednotlivé typy rušení 
s různými úrovněmi a výsledné signály následně vykreslovat a ukládat. Program není 
uživatelsky náročný a jednotlivé typy rušení jsou tvořeny tak, aby se co nejvíce podobaly 
reálným podmínkám. 
 
Práce se dále zabývala algoritmem SPIHT, s kterým čtenáře podrobněji seznámila. Poté 
byl algoritmus aplikován na signály EKG, které byly předem zarušeny pomocí generátoru 
rušení, a následně zhodnotila jeho vliv na jednotlivé typy rušení. Z výsledků vyplývá, že 
aplikací algoritmu SPIHT na signály rušené sítí a myopotenciály se úroveň těchto rušení do 
jisté míry sníží a výsledná podoba EKG signálu je následně lepší. Na ostatní typy rušení 
algoritmus větší vliv nemá a výsledný záznam EKG po rekonstrukci je víceméně stejný jako 
záznam EKG před aplikací algoritmu SPIHT. Co se týče případu, kdy jsou všechny typy 
rušení aplikovány najednou na signál EKG, tak na to má algoritmus SPIHT pozitivní vliv 
také. Stejně tak na případ, kdy jsou jednotlivé typy rušení aplikovány na signál EKG za 
sebou. 
 
Tato práce splnila všechny body zadání pouze s jednou malou odchylkou, která spočívala 
v tom, že vliv algoritmu SPIHT byl testován pouze pro jednu úroveň komprese. To ovšem 
vůbec nevadí, protože při jiné úrovni komprese by se dospělo ke stejným závěrům. Tato malá 
odchylka od zadání byla provedena vedoucím diplomové práce a byla shledána 
zanedbatelnou.  
 
Na závěr lze ještě poznamenat, že generátor rušení vytvořený v rámci této diplomové práce 
najde uplatnění i v jiných studentských projektech, zabývajících se filtrací zarušeného signálu 
EKG. 
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Seznam zkratek a symbolů 
 
ARO  anesteziologicko resuscitační oddělení 
AV  atrioventrikulární 
avL  průměrná délka – Average Length 
DTWT vlnková transformace s diskrétním časem – Discrete Time Wavelet Transform 
EKG  elektrokardiografický  
EMG  elektromyografický 
EZW  Embedded Zerotree Wavelet 
IDTWT zpětná vlnková transformace s diskrétním časem – Inverse Discrete Time 
Wavelet Transform 
JIP  jednotka intenzivní péče 
LIP seznam nedůležitých koeficientů – List of Insignificant Pixels 
LIS seznam nedůležitých množin – List of Insignificant Sets 
LSP seznam důležitých koeficientů – List of Significant Pixels 
O-R originální signál vůči rekonstruovanému signálu 
O-Z originální signál vůči zarušenému signálu 
PRD Percent Root mean square Difference 
PSNR špičkový poměr signálu k šumu – Peak Signal-to-Noise Ratio 
SA sinoatriální 
SNR poměr signálu k šumu – Signal-to-Noise Ratio 
SPIHT Set Partitioning in Hierarchical Trees 
USA spojené státy americké – United States of America 
Z-R zarušený signál vůči rekonstruovanému signálu 
 
 
a1  amplituda kolísání izoelektrické linie 
a2  amplituda síťového rušení 
a3  amplituda myopotenciálů 
fin1  původní signál zarušený kolísáním izoelektrické linie 
fin2  původní signál zarušený síťovým rušením 
fin3  původní signál zarušený myopotenciály 
fin4  původní signál zarušený pohybem 
fin5  původní signál zarušený rychlými skokovými změnami izoel. linie 
fin6  původní signál zarušený impulsním rušením 
km1  kmitočet kolísání izoelektrické linie 
km2  kmitočet síťového rušení 
n  počet vzorků v jednom paketu 
N  počet vzorků signálu 
opak1  počet zvolených pohybů 
opak2  počet zvolených změn izoelektrické linie 
opak3  počet zvolených impulsních rušení 
Psignal výkon signálu 
Pšum výkon šumu 
rozsah  rozsah vstupního signálu 
sample počet vzorků vstupního signálu 
sfreq  vzorkovací frekvence vstupního signálu 
time  vektor času 
v(i)  vzorky šumu 
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x̄o  střední hodnota 
xo(i)  vzorky originálního signálu 
xr(i)   vzorky rekonstruovaného signálu 
y1  signál představující kolísání izoelektrické linie 
y2  signál představující síťové rušení 
y3  signál představující rušení myopotenciály 
y4  signál představující pohybové rušení 
y5  signál představující rychlé skokové změny izoelektrické linie 
y6  signál představující impulsní rušení 
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A Obsah přiloženého CD 
 
Obsah jednotlivých adresářů: 
 
 Textová část – obsahuje tuto diplomovou práci ve formátech DOCX a PDF. 
 Programová část – obsahuje podsložky: 
 Originální signály – obsahuje originální signály z databáze Physionet. 
 Zarušené signály – obsahuje roztříděné signály, které byly zarušeny 
generátorem rušení. 
 Generátor rušení – obsahuje vytvořený generátor rušení a rušící funkce. 
 Algoritmus SPIHT – obsahuje soubory potřebné pro práci s algoritmem SPIHT 
a soubory pro hodnocení zarušených signálů. 
 
 
